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略	 号	 一	 覧	
AP	  	 前後方向（PA；後前方向） 
CBCT	  	 コーンビームコンピュータ断層撮影法（cone beam computed tomography 
DVH	  	 線量体積ヒストグラム（dose volume histogram） 
EGS4	  	 モンテカルロシミュレーションコード（Electron Gamma Shower code 
version 4） 
ESTAR	  	 電子断面積データベース（electron cross sections database） 
EVOH	  	 エチレン・ビニルアルコール共重合樹脂 
OAR	  	 軸外線量比（off axis ratio） 
PA	  	 後前方向（AP；前後方向） 
PDD	  	 深部量百分率（percentage depth dose） 
PDI	  	 深部電離量百分率（percentage depth ionization） 
PTV	  	 計画標的体積（planning target volume） 
QA	  	 質的保証（quality assurance） 
QC	  	 質的管理（quality control） 
RAO	  	 右前斜位方向 
RPO	  	 右後斜位方向 
SSD	  	 焦点−皮膚間距離（source to surface distance） 
 2 
TSEB	  	 全身皮膚電子線照射（Total skin electron beam therapy） 
XCOM	  	 光子断面積データベース（photon cross sections database） 
 3 
総	 合	 背	 景  
	 放射線治療とは、放射線（X 線、電子線、粒子線）を体外または体内から照
射する治療法である。日本で放射線治療が効果的な治療法として広く認識され


























































固定する役割を追加した 3 要素について 3 次元的位置精度および線量計測の視
点から議論する。第 3 部として、位置合わせのための赤外線マーカーを利用し
た自作プログラムを作成して、3 次元位置合わせ装置を開発した。オペレータの












第 1 部  
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	 TSEB の照射技術は 1987 年に AAPM（The American Association of Physicists in 
Medicine）	 TG-30 においてまとめられており[15]、その後の照射技術の改良等
については Diamantopoulos らによって 2011 年にまとめられている[16]。TSEB




かし、均一な分布の電子線を 2〜7 m の患者体表面に到達させるには、大きな治
 9 












また、変形 Stanford テクニックでは Stanford テクニックに比較して、劇的に全体
の治療時間を減らすことを実現したが、位置再現性を担保するための位置合わ
せが難しい[18]。Translational テクニックの変形方法は、狭小である治療室で実
施するために 1.5 m の焦点−皮膚間距離（source to surface distance ; SSD）を用い
ることにより、スペースに依存するTSEBのデメリットを解決した[19]。しかし、







	 TSEB の臨床応用では、治療する領域または面積、正味の SSD、電子線エネル










1-2.	 目	 的  
	 TSEB の照射技術である Translational テクニックに関して、照射位置精度を改
善する余地は多くある。また、本邦では放射線治療室の占有面積が小さく、そ
れに対応した TSEB の照射技術が必要である。そこで、本研究では、Translational










1-3.	 方	 法  
1-3-1.	 移動寝台と傾斜台の作製  





















前後方向の（AP））と後前方向（PA）照射）の 4 つの型を準備した。RAO と RPO
は、頭尾方向を逆にすることによって、それぞれ左前斜位（LAO）と左後斜位
（LPO）として利用した。AP および PA では SSD が 180 cm であり、RAO、RPO
では SSD が 170 cm となる。 
	 位置再現性を評価するために、患者固定用吸引バッグを傾斜台に設置した状
態で、ボランティアを同様の位置に固定できるか 5 回の平均として、SSD をレ
ーザー距離計（Leica DISTO X310, Leica Geosystems）を使用して計測した。この
時、傾斜無しおよび 30 度傾斜した時のそれぞれについて行い、従来の Stanford
テクニックでの SSD の変化と比較した。計測時間は治療時間を考慮し、5 分間
とした。 
 




り、一般的に使用される電子線治療領域のエネルギーは 6〜20 MeV 程度では、
治療することが難しい。本研究で使用するためには、平均入射エネルギーが 3 
MeV（吸収線量最大深；0.75 mm）以下にする必要がある。既存の放射線治療装
置（Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA）の最も小さい公称エネルギーは
6 MeV（吸収線量最大深；2.0 mm）であることから、図 1-5 に示す補償フィルタ
を作製し、TSEB に必要なエネルギーに減衰した。 
	 補償フィルタは 2 枚の 2.0 mm 厚（幅 100 mm および 150 mm、奥行き 100 mm）
のpolystyreneで構成される層と10.0 mm厚（幅250 mm、奥行き250 mm）のPMMA
（Polymethyl methacrylate）で構成される層で作製した（図 1-6）。Polystyrene の
密度は 1.03 g/cm3、PMMA の密度は 1.2 g/cm3 として電子線の平均入射エネルギ
ーが 3 MeV 以下となるように作製した。また、補償フィルタは、線源から 56 cm
に設置した。 
 
1-3-3.	 深部量百分率および軸外線量比の計測  
	 深部量百分率（percentage depth dose ; PDD）と軸外線量比（off axis ratio ; OAR）
は、補償フィルタを通した電子線で計測した。電子線には SSD が 170 cm および
180 cm で、水等価プラスチックファントム（縦 × 横 × 高さ：300 × 300 × 300 
mm3）を移動寝台に配置して計測した。PDD は、電子線が減衰する深さである
 15 
表面から 50.0 mm まで計測した。一方、OAR は、PDD の吸収線量最大深で計測
した。それぞれ、PDD の計測は平行平板型電離箱（TN34045、PTW, Freiburg, 
Germany）と OAR の計測は指頭形電離箱（TN30013、PTW, Freiburg, Germany）
を用いて実施した。コリメータ設定は、X1 = X2 = 75 mm と Y1 = Y2 = 20 mm と
し、照射野は、体軸方向に 150 mm、体軸に垂直な方向に 400 mm とした。 
	 通常は、水等価プラスチックファントムを使用した線量計測のために、



























𝑉!!"!"#!" = 1𝐴 ∙ 𝑉!!"!"#!"・・・・・・・・・・・・（1− 2） 
 
𝐴 = 𝐷!!"!"#!"𝐷!!"!"#!" ・・・・・・・・・・・・・・（1− 3） 
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1-3-5.	 表面線量の均一性   
	 表面線量の均一性は、RT−3000−new（R−Tech 社、Nagano, Japan）ファントム
に配置した線量計測用であるガフクロミックフィルム EBT3（International 
Specialty Products 社、Wayne、United State）を使用して評価した。EBT3 は矩形
の短冊形状に切り、RT−3000−new ファントムをくるむように配置した（図 1-7）。
6 つの方向で移動寝台を動かしている間、EBT3 を貼り付けた RT−3000−new フ
ァントムに補償フィルタを通した電子線を照射した。 
	 本研究では、Epson Expression 10000 XL スキャナ（Seiko Epson Corporation、
Nagano, Japan）において 75dpi の解像度と 48 ビットの RGB 画像の red channel
 18 
を使用し、EBT3 をスキャンした。EBT3 は照射後 20 時間後にスキャンすること
によってフェーディングを考慮した。 
	 線量分布分析は、DD−システム（R−Tech 社、Nagano, Japan）で行った。この
計測が実際の治療を想定して行われたので、傾斜台、移動寝台、床および患者
固定用吸引バッグからの散乱電子または制動放射線は方向依存性が少ない
EBT3 で計測されると仮定した。  
 19 
1-4.	 結	 果  




を表 1-1 に 5 回の平均として示した。傾斜無しの𝑆𝑆𝐷については 180 ± 0.8 cm、
30 度傾斜した時の𝑆𝑆𝐷については 170 ± 1.4 cm の位置再現性を示した。従来の
Stanford テクニックでの𝑆𝑆𝐷の変化は 300 ± 5.8 cm であった。 
 
1-4-2.	 開発した TSEB 体系の線量特性  
	 使用した各種補正係数については、𝑆𝑆𝐷ごとに表 1-2 にまとめて示した。補償
フィルタを通した電子線、水等価プラスチックファントムを使用して計測した
PDD は図 1-8 に示した。縦軸は深部量百分率（％）とし、横軸は水等価プラス
チックファントムの厚さとした。実線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の PDD であり、破線は𝑆𝑆𝐷!"#!"
の PDD である。吸収線量最大深と線量半価深は、𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"いずれも
3.9 mm と 9.6 mm であった。補償フィルタを使用することにより、平均入射エネ
ルギーは、2.7 MeV と線量半価深より求めることができ、吸収線量最大深は公称
エネルギー6 MeV の電子線の 15 mm と比較して浅い方向へ 11 mm 変位した。図
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1-8 に示した、治療可能域とされる 90％線量は 6 mm の深さとなった。さらに、
図 1-8 の 20 mm より深い領域で示されるＸ線汚染は、吸収線量最大深の線量に
対して 2.2％であった。 
	 𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"における OAR の結果を図 1-9 および図 1-10 に示す。縦軸
は中心軸に対する相対線量（％）とし、横軸は水等価プラスチックファントム
の中心軸からの距離とした。図 1-9 は体軸に垂直な方向の OAR であり、図 1-10
は体軸方向の OAR である。実線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の OAR であり、破線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の
OAR である。𝑆𝑆𝐷が延長したときでも、中心軸から 60 cm の箇所で線量分布の
広がりが 3％程度の増加となり、𝑆𝑆𝐷の変化は線量分布に大きく影響しない。ま
た、照射部位をカバーするのに必要な治療可能域である 90％線量は体軸に垂直
な方向および体軸方向で-25 cm 〜 +25 cm 程度となり、照射する皮膚面をカバ
ーできることが示された。 
 
1-4-3.	 移動寝台の移動速度の決定   
	 処方線量 2 Gy として𝑆𝑆𝐷が 170 cm と 180 cm の時の𝐷!!"!"#!"（Gy）を算出し
た結果、それぞれ 0.777 Gy および 0.652 Gy であった。このことから移動寝台速
度補正係数 𝐴は 1.192 と算出した。移動速度は、𝑆𝑆𝐷!"#!"および𝑆𝑆𝐷!"#!"におい
て、20.0 cm/sec および 16.8 cm/sec と式（1-2）、（1-3）より決定した。 
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1-4-4.	 表面線量均一性   
	 フィルムの濃度と線量の関係から線量を分析するために、表面線量均一性の
計測を行う前に濃度−線量校正曲線を取得した。表面線量均一性の結果は、図
1-11 に示す。RT−3000−new ファントムへ 6 方向から照射した時の 8 箇所の皮膚
表面線量を示した。8 点の平均表面線量は 2.04 ± 0.05 Gy であり、処方線量に対
する計測した吸収線量の違いは最大 5.5％であった。  
 22 
1-5.	 考	 察  
	 患者の位置合わせは、合理的な範囲内で単純であり、位置再現可能である必
要がある。開発した TSEB 体系の位置再現性については、傾斜無しの𝑆𝑆𝐷の変化
については 0.8 cm、30 度傾斜した時の𝑆𝑆𝐷の変化については 1.4 cm であった。
これまでは、患者の意思に任されていた位置再現性を従来の放射線治療と同様
のシステムで実施することによって、従来の Stanford テクニックでの𝑆𝑆𝐷の変化




	 本研究では、吸収線量最大深の値が𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"において 3.9 mm であ
った。1983 年に報告されている Fraass らの研究[24]では 4 mm の吸収線量最大深
を持ち、平均入射エネルギーが 3.0 MeV の電子線で多方向の合算により、吸収
線量最大深が皮膚面から 1 mm 以下に変位することが示されている。本研究の平





































































































図 1-4	 実際の治療を想定した 6 方向における照射体位 
患者固定用吸引バッグは、AP、PA、RAO と RPO の 4 つの型を準備した。RAO
と RPO は、患者の頭尾方向を逆にすることによって、それぞれ LAO と LPO と
して利用した。すなわち、Day1 では右に Gantry（治療装置）で左に Couch（治
療寝台）が来る配置とし、Day2 ではこの逆として実施できる。AP および PA で



















図 1-6	 詳細な補償フィルタの構造および組成 
2 枚の 2 mm 厚（幅 100 mm および 150 mm、奥行き 100 mm）の polystyrene で構





























図 1-7	 EBT3 と RT-3000-new ファントムを使用した表面線量均一性の計測 
図 1-6 の補償フィルタで拡大した電子線を黒で示した。また、短冊形状に切られ

















表 1-1	 傾斜台の傾斜無しおよび 30 度傾斜した時のそれぞれの𝑆𝑆𝐷計測結果 
 
傾斜台使用 
 Stanford テクニック 
傾斜無し 30 度傾斜 
 


















表 1-2	 使用した各種補正係数 
 𝑆𝑆𝐷 (cm) kTP kpol ks Cpl hpl 
      170 1.015 1.018 1.021 1.010 1.026 
      180 1.015 1.020 1.022 1.010 1.026 















図 1-8	 開発した TSEB 体系における PDD 




































図 1-9	 開発した TSEB 体系における体軸に垂直な方向での OAR 























図 1-10	 開発した TSEB 体系における体軸方向での OAR 





































1.98 Gy 2.11 Gy 






図 1-12	 距離の逆二乗則に対する電子線の相対フルエンス 
実線は計測したフルエンスであり、破線は距離の逆二乗則から算出した値であ




























第 2 部  
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2-1.	 背	 景  
2-1-1.	 乳房放射線治療  
がんの統計[25]ではがん罹患者数は年々増加しており、日本放射線腫瘍学会に
よる全国放射線治療施設の 2011 年定期構造調査報告（第 1 報）[26]では放射線









患側上肢を挙上した接線対向 2 門照射が多く用いられる[31]。接線対向 2 門照射
にはリスク臓器である肺への不必要な線束の広がりを低減するために 2 方向の
入射ビーム軸を5度程度傾けて肺野側の照射野縁を重ねるTilting technique法（図




































た感度を持ったポリマーゲル線量計が作製され、1992 年に Maryanski らが開発
[39]したポリマーゲル線量計が現在市販されている原型となっている。その後




































2-3.	 方	 法  
2-3-1.	 ポリマーゲル線量計の元素分析  
本研究ではポリマーゲル線量計として市販されている BANG−kit（MGS 



















各元素の光子エネルギーに対する質量減弱係数𝜇/𝜌は、米国 NIST の XCOM 
[51]、混合物の電子エネルギーに対する全質量阻止能は米国 NIST の ESTAR を
用いて取得した[52]。BANG−kit は混合物であるため、混合物の質量減弱係数お
よび質量エネルギー吸収係数は式（2-1）により算出した。 











𝑛! = 𝜌! ∙ 𝜌 ・・・・・・・・・・・・・・・(2− 2) 
 
𝜌! = 𝑁! ∙ 𝑍! ∙ 𝑃!𝐴! ・・・・・・・・・・・・(2− 3) 
 
ここで、𝑍!は元素𝑖の原子番号、𝐴!は質量数、𝑃!は重量比、𝑁!はアボガドロ定数
6.022 × 1023 mol−1 である。水との相対電子濃度比については式（2-4）で算出し
た。 
 
















𝑎! = 𝑁! ∙ 𝑃! ∙ 𝑍!𝐴! 1𝜌! ・・・・・・・・・・・・(2− 6) 
 







酸素不透過シートのガス透過は 2 cc/m2･day･atm 程度である[54]。 
	 用意した酸素不透過シートを袋状にし、脱気・密封が可能な真空パック器（朝
日産業社製）を利用して脱気後に注入口のシーリングを行った。注入量につい






うかについて検討した。硬度計は TECLOCK GS−701N 標準タイプを使用した。 
 







ボーラス型ポリマーゲル線量計は 10 × 10 × 1 cm3 にて作製し、図 2-4 に示すよ
うに 1 枚のボーラス型ポリマーゲル線量計に対して 10 MV−X 線を用い、照射野
8 × 8 cm2 において吸収線量が最大深で 0.0、2.0、4.0、6.0、8.0、10.0、12.0、14.0、
16.0、18.0、20.0 Gy となるように 11 枚に照射した。線量への変換は 1.5 T MR 装










	 本研究での𝑇!値の計測は Avanto 1.5T MRI system（Siemens Medical Systems, 
Erlangen, Germany）で図 2-3 に示すように SE（Spin−echo）法で行われ、式（2-7）
および（2-8）より𝑅!値を求めた。 
 
𝑇! = ln 𝑆! 𝑆!𝑇𝐸! − 𝑇𝐸! ・・・・・・・・・・・・（2− 7） 
	  
𝑅! = 1𝑇!  ・・・・・・・・・・・・・・（2− 8） 
 
ここで、𝑇𝐸!および𝑇𝐸!は各々異なる 2 つの TE（Echo−Time）であり、𝑆!および𝑆!は
各々𝑇𝐸!および𝑇𝐸!の信号強度である。繰り返し時間である𝑇𝑅は 3500 ms、
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𝑇𝐸!: 𝑇𝐸!は 30:100、スライス厚 3 mm、ボクセルサイズ は 1 × 1 × 3 mm3 とした。 
 
2-3-5.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計による深部線量分布  
ボーラス型ポリマーゲル線量計により深部線量を計測するために、図 2-5 に示
すように水等価ファントム表面までの距離を 100 cm、照射野サイズを水等価フ







2-3-6.	 乳房接線照射の線量分布改善の検討  
2-3-6-1.	 実測による線量分布評価  
臨床の乳房接線対向 2 門照射を想定し、作製したボーラス型ポリマーゲル線
量計を使用して実測による線量分布評価を行った。幾何学的配置は図 2-6 に示す
ように 20 × 20 × 20 cm3 の水ファントムの上層と片側側面を 1.0 cm のボーラス型
ポリマーゲル線量計と想定し、奥行き方向中央の面のボーラス左上端から右方
向に 2.0 cm、下方向に 2.0 cm の位置をアイソセンタとした。照射は Tilting 




2-3-6-2.	 治療計画装置による線量分布評価  
治療計画装置を用いて乳房接線対向 2 門照射の治療計画を行った。乳房接線
対向 2 門照射の治療計画では PTV を設定して線量分布を評価することから、   
図 2-7 のアイソセンタから奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に
3 cm、下方向に 3 cm の三角柱状の PTV とした。ボーラス型ポリマーゲル線量計
の有無による線量分布を評価するとともに、線量体積ヒストグラム（dose volume 
histogram；DVH）によって 3 次元線量分布を評価した。 
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2-3-6-3.	 モンテカルロシミュレーション  
Synergy 直線加速装置（ELEKTA）の 6 MV の X 線ビームをコンピュータ上で
シミュレーションした。シミュレーションには、EGS4（Electron Gamma Shower 





分布と仮定し、深部量百分率（Percentage Depth Dose：PDD）や軸外線量比（Off 
axis ratio：OAR）が最も一致したパラメータを用いた。線源−表面間距離（Source 
to surface distance：𝑆𝑆𝐷）が 100 cm となる位置に放射線を計測するためのスコア
リング面を設定した。スコアリング面における照射野が 10 × 10 cm2 のときの
phase space file（放射線の種類、エネルギー、位置、進行方向等を計算したファ
イル）を取得した。また、シミュレーションでの統計誤差を減少させるため、
スコアリング面において制動放射分割法を用いた。範囲を半径 20 cm とし、分
割数を 100 とした。表 2-1 には、BEAMnrc で使用したパラメータを示す。なお、
X 線ビームの phase space file の取得には、1 計算当たり約 3.6 時間を要した。 
PDD や OAR は DOSXYZnrc 計算パッケージ[57]を用いてファントム内の水吸
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収線量をシミュレーションし、図 2-8 のようなボクセル配置において取得した。
水ファントム上面が𝑆𝑆𝐷 = 100 cm の位置になるように設定した。 
	 PDD と OAR の算出には、BEAMnrc で得られた X 線ビームの phase space data
を使用した。表 2-2 には、これらのシミュレーションに使用したパラメータを示
す。この条件での水吸収線量の計算には、1 計算当たり約 3.2 時間を要した。そ















布を評価するとともに、DVH によって 3 次元線量分布を評価した。  
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2-4.	 結	 果  
2-4-1.	 ポリマーゲル線量計の基礎検討  
2-4-1-1.	 ポリマーゲル線量計の元素分析  




で 88.8％であり、市販のボーラスは 25.2％、BANG−kitは 73.6％と異なっていた。
さらに、炭素は市販のボーラスでは最も大きな割合を占め、BANG−kit では
14.2％であった。水と BANG−kit の密度は 4.0％、相対電子濃度は 2.6％、実効原
子番号は 2.5％の違いであった。 
	 図 2-9 および図 2-10 は表 2-3 の結果に基づき算出した水に対するそれぞれの
物質における質量減弱係数比と質量阻止能比を示す。これより、質量減弱係数
比は市販のボーラスと BANG−kit では同様のエネルギー特性を示しており、市
販のボーラスでは 0.2 ～ 3 MeV の範囲では水とほぼ同じであるが、BANG−kit
では 0.08 ～ 20 MeV の広い範囲では水と等価であることを示した。質量阻止能
比には市販のボーラスと BANG−kit では同様のエネルギー特性を示しているが、











よび水より硬度が、それぞれ 1.4 倍および 7.6 倍硬く作製できることを示した。 
 
2-4-1-3.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の線量応答特性  
図 2-13 は𝑅!値－線量特性曲線を取得したボーラス型ポリマーゲル線量計の外





2-4-1-4.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計による深部線量分布  
図 2-15 はボーラス型ポリマーゲル線量計と治療計画装置による皮膚表面近傍
のビーム中心軸での深部線量分布を示す。1.0 cm の水等価深で正規化した深部




2-4-2.	 乳房接線照射の線量分布評価  
図 2-16 は乳房接線対向 2 門照射を想定し、作製したボーラス型ポリマーゲル
線量計による実測での線量分布を示す。相対線量が 100％に近いほど赤色で表さ
れ高い線量を意味している。これより、X 線ビームに一致してボーラス型ポリ
マーゲル線量計内部の 3 次元線量分布を取得できた。 
	 図 2-17 は治療計画装置およびモンテカルロシミュレーションによる乳房接線
対向 2 門照射の線量分布を示す。相対線量が 100％に近いほど赤色および線で表
され高い線量を意味している。図 2-17 の左右はボーラス無とボーラス有をそれ










図 2-18 は治療計画とモンテカルロシミュレーションによる PTV の DVH を示




算結果から、臨床での線量決定に重要となる D95％（PTV 体積の 95％をカバーす






2-5.	 考	 察  
調合して作製したポリマーゲル線量計の元素分析（表 2-1）により、BANG−kit
ポリマーゲル線量計の元素組成が明らかとなり、酸素の重量比は 73.6％であり、






















































































図 2-1	 乳房放射線治療における接線対向 2 門照射の方法 
 
  




































































図 2-4	 𝑅!値－線量特性曲線を取得するための幾何学的条件 
  
2.5 cm 


















































の幾何学的配置と PTV の設定 
 
下段左はボーラス有、下段右はボーラス無の場合を示した。アイソセンタから
奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に 3 cm、下方向に 3 cm の三





























表 2-2	 DOSXYZnrc シミュレーションパラメータ 
 



































図 2-8	 モンテカルロシミュレーションによる PDD と OAR の取得ジオメトリー 
 
水ファントム上面が𝑆𝑆𝐷 = 100 cm の位置になるように設定した。PDD の取得
（上）では、水ファントム内部に 1.0 cm のボクセルをビーム中心軸に深さ 30 cm
まで、OAR の取得（下）では 0.4 × 1.0 × 1.0 cm3 サイズのボクセルをビーム































表 2-3	 重量比による元素組成 
 
 
水 市販のボーラス BANG-kit 
H 0.112 0.099 0.097 ± 0.002 
C  0.639 0.142 ± 0.005 
N  0.009 0.026 ± 0.001 
O 0.888 0.252 0.736 ± 0.007 
Si  0.001  
Sn  0.000  
密度[g/cm3] 1.000 1.030 1.040 
相対電子濃度 1.000 1.018 1.026 

































































































































表 2-4	 BANG-kit、市販ボーラスおよび水の硬度 
 
 
BANG-kit 市販ボーラス 水 








図 2-13	 𝑅!値－線量特性曲線を取得したボーラス型ポリマーゲル線量計 





























































図 2-16	 乳房接線照射法におけるボーラス型ポリマーゲル線量計の線量分布 
アイソセンタから奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に 3 cm、





















図 2-17	 乳房接線照射の線量分布の比較 
左列はボーラス無し、右列はボーラス有りを示す。上段（a）、（b）は治療計画
装置、下段（c）、（d）はモンテカルロシミュレーションで得られた線量分布を


























































第 3 部  
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[69, 70]。立体 X 線撮像装置[71, 72]、超音波モーショントラッキング装置[73]、	





































3-3.	 方	 法  
 
3-3-1.	 体表の位置情報取得装置の概要  
	 放射線治療中における患者の位置、姿勢の補正および呼吸運動の制御を簡便
に実施するために、本装置では、赤外線マーカーによる位置の 3 次元データを	
6 台の赤外線カメラ（30 万画素、最大撮影速度：250 fps、レンズ長：4〜12 mm）




ウェアは下記の計算をもとに 3 軸の変位量および角度情報を表示させた。図 3-2
で定義した 3 軸と各軸の回転方向を示した。各軸の矢印の向きは正方向を示し、
回転の矢印は全ての軸において CW（clock wise）を正方向とした。定義した	 	 	
3軸と各軸の回転方向に従った3軸の変位と各軸の回転のパラメータを使用して
表記される剛体運動による基準点 𝑝 の赤外線マーカーの変位 𝑢! 𝑣  は、基準点 
𝑝 から変位した点のベクトル 𝑥! 𝑣  と基準点 𝑝 のベクトルを 𝑥! 𝑝  とすると
式（3− 1）となる。 
 
𝑢! 𝑣 = ∆! 𝑝 + 𝑅! 𝑝 ∙ 𝑥! 𝑣 − 𝑥! 𝑝 ・・・・・・・・（3− 1） 
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ここで、∆! 𝑝  は、𝑗! 軸における変位 δ!!! の変位ベクトルである。これは、基
準となる赤外線マーカーで事前に定義された基準点 𝑝 に対して式（3− 2）の
ように表される。 
 
∆! 𝑝 = δ!!δ!!δ!! ・・・・・・・・・・・・・（3− 2） 
 
また、𝑅! 𝑝  は、同じ基準点に対する回転行列および𝑋、𝑌、𝑍軸の周りの回転で
あり、式（3− 3）のように表される。 
 
𝑅! 𝑝 = 𝑅!! ∙ 𝑅!! ∙ 𝑅!!・・・・・・・・・・・・（3− 3） 
 
ここで、𝑅!!、𝑅!!、𝑅!!  はそれぞれ式（3− 4）、（3− 5）、（3− 6）のように
表すことができる。 
 
𝑅!! =    1   0 0   0   − cos𝜃!! − sin𝜃!!   0     sin𝜃!!   cos𝜃!! ・・・・・・・・・・（3− 4） 
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𝑅!! =  cos𝜃!!    0     sin𝜃!!0    1    0−sin𝜃!!    0     cos𝜃!! ・・・・・・・・・・（3− 5） 
 
𝑅!! =  cos𝜃!!  −sin𝜃!!    0   sin𝜃!!   cos𝜃!!    0  0 0    1  ・・・・・・・・・・（3− 6） 
 


































療経験のない 5 名で行った。 
 
3-3-4.	 時間短縮効果および位置合わせ精度の検証  


















3-3-5.	 治療中の体位保持のモニタリング  








3-4.	 結	 果  
3-4-1.	 体表の位置情報取得装置の性能試験  
	 6 軸の変位量および角度情報を表示させる専用ソフトウェアを作成し、それに
よって算出される値は、既知量であるプレートに貼り付けた赤外線マーカーの
間隔と 0.5 mm 以内で良好な一致を示した（表 3-1）。装置が持つ潜在的な残差
の平均は 0. 5 mm であることを示した（表 3-2）。 
 
3-4-2.	 体表の位置情報取得装置の再現性試験  
	 頭部 X 線 CT ファントムを使用した位置合わせの再現性試験の結果を表 3-3
に示す。本装置を使用した場合、位置合わせの平均値は 3 次元空間における変
位量 2.7±0.5 mm、角度 1.24±0.17 度であった。 
 
3-4-3.	 時間短縮効果および位置合わせ精度の検証  
	 頭頸部および胸部および腹部骨盤部における患者位置合わせの時間短縮効果
を図 3-8 および図 3-9 に示した。患者を模擬したボランティア 10 名について 10
名（経験年数中央値 7.2 年）のオペレータで位置合わせを行った時の平均位置合
わせ時間を本装置と従来の方法でプロットした。横棒はそれぞれの平均値を示
した。図 3-8 に示すように頭頸部では従来の方法で最大 163 秒（最小 75 秒）、
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本装置で最大 83 秒（最小 39 秒）となった。図 3-9 に示すように胸部および腹部
骨盤部では従来の方法で最大 338 秒（最小 185 秒）、本装置で最大 152 秒（最
小 90 秒）となった。両部位とも本装置は従来の方法と比較して、有意に患者位
置合わせ時間が短縮した（ p < 0.001 ）。頭頸部および胸部および腹部骨盤部に
おける患者位置合わせの精度を図 3-10 および図 3-11 に示した。患者を模擬した
ボランティア 10 名について 10 名（経験年数中央値 7.2 年）のオペレータで位置
合わせを行った時の平均の基準位置からの変位量を本装置と従来の方法でプロ
ットした。横棒はそれぞれの平均変位量を示した。頭頸部では 2.5 mm 以内、胸
部および腹部骨盤部では 3.5 mm 以内での位置合わせが可能であり、従来の方法
と本装置との有意差は観察されなかった。 
 
3-4-4.	 治療中の体位保持のモニタリング  
	 治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位は、患者を模擬したボラ
ンティア 10 名を色分けして図 3-12、図 3-13 および図 3-14 に示した。頭部では
図 3-12（a）に示すように前額の赤外線マーカーは最大 1.3 mm であったが、図








3-5.	 考	 察  
	 本装置では、3 軸の変位量および各軸に対する角度情報を表示させる専用ソフ
トウェアを作成し、ソフトウェアによって算出される値は既知量と良好な一致























きた。一方、位置合わせの精度は、頭部では 2.2 mm 以内（図 3-10）、胸部およ
び腹部骨盤部においても、3.5 mm 以内（図 3-11）であった。この値は、AAPM Task 












場合 1333.8 mGy の治療以外の被ばく線量[78, 79]を複数回に 1 回の撮影に抑える
ことが可能となり、最低限に抑制した位置合わせが可能となると考えられる。 
	 頭部では治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位は最大 3.2 mm で
あった。図 3-12（b）の XY 平面にランダムな位置変位が見られることから yawing
方向の回転が影響したと考えられる。これは、頭頂および額の固定の重要性を
示しており、この 2 つを十分に固定すれば yawing 方向の回転を減少することが
可能である。骨盤部では治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位が








































図 3-1	 赤外線カメラの配置例 
 
赤外線マーカーによる位置の 3 次元データを 6 台の赤外線カメラ（30 万画素、


































































図 3-4	 位置合わせの流れごとの専用ソフトウェアの表示画面 
上から位置合わせ前、位置合わせ中、位置合わせ終了の流れを示した。それぞ
れの矢印にはインジケータとしての役割を持たせ、10 mm 以上の変位がある場
合は「赤色」、10 mm 未満 5 mm 以上の場合は「黄色」、2 mm 未満の場合は「緑





































































































5.0 5.3 ± 0.2 
10.0 10.5 ± 0.1 
100.0 100.4 ± 0.2 
300.0 300.5 ± 0.3 










表 3-2	 装置が持つ潜在的な残差 
 
















表 3-3	 頭部 CT ファントムを使用した位置合わせの再現性試験 
 
オペレータ 3 次元における変位量 (mm) 角度 (度) 
A 2.3 1.03 
B 2.7 1.36 
C 2.1 1.51 
D 3.4 1.18 
E 3.0 1.13 








図 3-8	 患者位置合わせの時間短縮効果（頭部） 
 








図 3-9	 	 患者位置合わせの時間短縮効果（胸部および腹部骨盤部） 
 








図 3-10	 患者位置合わせの精度（頭部） 
 










図 3-11	 患者位置合わせの精度（胸部および腹部骨盤部） 
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